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O cancro da mama, embora não constitua a neoplasia com a maior taxa de mortalidade,
é altamente incidente na população feminina mundial. Em particular, surgem actualmente
cerca de 4500 novos casos por ano em Portugal, num universo de aproximadamente 5 milhões
de mulheres. A tomossíntese é um método de diagnóstico que permite a reconstrução da
imagem da mama a partir de diferentes projecções radiográﬁcas. Esta técnica imagiológica
utiliza radiação ionizante para a obtenção de imagens, sendo por isso necessária uma moni-
torização dos níveis de dose administrados ao paciente. No âmbito clínico, a escolha de um
dosímetro para rastreio da dose obedece a vários parâmetros, nomeadamente a adequação às
energias de radiação utilizadas, segurança, bem como a facilidade de acomodação do disposi-
tivo durante a medição. Os dosímetros de cintilador de plástico conferem diversas vantagens
sob este ponto de vista: a sua densidade é próxima da densidade da água (que por sua vez
é próxima da densidade dos tecidos corporais), exibem ainda uma relação de linearidade e
boa sensibilidade na gama de energias utilizadas em radiologia (inferior a 150 keV), podem
ser de pequenas dimensões e são relativamente transparentes à imagem radiográﬁca.
Neste trabalho é desenvolvido um dosímetro de cintilador de plástico para monitorização da
dose em exames de tomossíntese. Foram testados três diferentes plásticos de cintilação:BC-
404 e BCF-60 (Saint-Gobain) e RP-200A (Rexon), assim como dois fotodetectores distintos:
um fotomultiplicador R647P (Hamamatsu) e um fotodíodo S9195 (Hamamatsu). Os testes
realizados às diferentes combinações de cintiladores e fotodetectores têm como objectivo
optimizar o dispositivo de detecção. Os mesmos foram realizados em ambiente laboratorial
e, posteriormente, em ambiente clínico.
O estudo permitiu concluir que a combinação cintilador-fotodetector que possibilita uma
melhor monitorização da dose consiste no acoplamento do cintilador BC-404 com o fotomul-
tipicador R647. As vantagens desta combinação traduzem-se numa maior sensibilidade do
dosímetro, linearidade de resposta e numa dependência energética muito pouco signiﬁcativa
nas energias utilizadas em ambiente clínico. Observou-se ainda que para os três cintiladores,
o coeﬁciente de dependência em temperatura nunca excedeu 0.6% °C−1 para um intervalo
de temperaturas de 0 a 40 °C.





Despite not being the most letal cancer type, breast cancer is highly incident among female
population worldwide. Particularly, in Portugal 4500 new cases are currently being diagno-
sed each year, in a universe of about 5 million women. Tomosynthesis constitutes a diagonse
method that enables breast reconstruction from diﬀerent radiogaphic projections.This tech-
nic uses ionizing radiation, which enhances the interest in a proper monitorization of dose
to avoid patient's over-exposure. Clinical dosimeters should be designed according to the
following aspects: compatibility with the range of energies used, safetiness, and device's
accomodation during measurement. Plastic scintillator-based dosimeters provide various ad-
vantages under this scope: their density is similar to water (similar to the density of body
tissues), they exhibit a linear relation with deposited dose, good sensivity in the range of
energies used in radiology (under 150 kV), can be quite small and are almost transparent to
the radiographic image.
A plastic-scintillator dosimeter was developed to monitor dose deposition during tomosynthe-
sis exams. Three diﬀerent plastic scintillators were tested: the BC-404 and BCF-60 (Saint-
Gobain), and the RP-200A (Rexon), as well as two distinct photodetectors: a R647P photo-
multiplier tube (Hamamatsu) and a S9195 (Hamamatsu) photodiode. The performed tests
combining diﬀerent scintillators and photodetectors aim the optimization of the detection
device. These tests were made both in a laboratory setup and afterwards in a clinical envi-
ronment.
This study concluded that the coupling between the BC-404 scintillator and the R647P
photomultiplier tube, provides the most advantageous combination to monitor the dose.
This combination provides the best sensitivity of the dosimeter in regard to the others, its
response is linear and its energy dependency is almost negligible for the energies used in
tomosynthesis. Furthermore, in the 0 to 40 °C range a temperature coeﬃcient less than
0.6% °C−1 was measured for all three scintillators.
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Introdução
Sobre o Projecto Rad4Life
O presente trabalho de desenvolvimento de um dosímetro de estado sólido para monito-
rização da dose absorvida em exames de tomossíntese foi realizado ao abrigo do Projecto
Rad4Life. Este projecto resulta de uma parceria entre o Laboratório de Instrumentação e
Física Experimental de Partículas e a Universidade de Coimbra. Teve início a 1 de Julho de
2013 e compreende uma duração total de 30 meses, tendo como principal linha orientadora
a aplicação de tecnologias de detecção da radiação, desenvolvidas no contexto da Física de
Partículas, à área da saúde.
Em particular, o dosímetro desenvolvido estabelece uma ponte importante entre a Física da
Radiação e a área da saúde, uma vez que constitui um mecanismo de monitorização da dose
administrada ao paciente em exames de Tomossíntese.
O objectivo da dissertação consiste na análise da performance do dosímetro, incidindo sob
aspectos como a inﬂuência do plástico de cintilação e do fotodetector, utilizando para o
efeito um tubo de raios-X em laboratório com uma tensão de 50 kVp, e um tomógrafo
Siemens Mamommat em ambiente clínico com 26 e 35 kVp pertencente ao Hospital da Luz
de Lisboa . Para a validação dos resultados experimentais, os testes foram complementados
com simulações de Monte Carlo.
Faculdade de Ciências da Universidade de Lisboa.
xiii
Enquadramento e Motivação
Segundo a International Agency for Research on Cancer (IARC), em 2012 foram diagnos-
ticados 14,1 milhões de novos casos de cancro em todo o mundo, tendo sido registadas 8,2
milhões de mortes como resultado da doença. Estes dados revelam uma subida face ao estudo
análogo relativo a 2008, no qual os números apontavam para 12,7 e 7,6 milhões, respecti-
vamente [1]. A tendência de subida deve-se a vários factores, entre os quais a evolução dos
métodos de diagnóstico, o aumento da sua dispersão, o envelhecimento das populações e a
alterações no estilo de vida das mesmas.
Da totalidade dos cancros diagnosticados em todo o mundo, o cancro do pulmão é o que
apresenta maior incidência (13%), imediatamente seguido pelo cancro da mama (11,9%) e
colorectal (9,7%). Por sua vez, a taxa de mortalidade veriﬁcada devido ao cancro deve-se
principalmente aos cancros do pulmão (19,4 %), do fígado (9,1 %) e do estômago (8,8 %)
(ﬁgura 0.1) [2].
(a) Incidência por tipo de cancro.
(b) Mortalidade por tipo de cancro.
Figura 0.1: Dados recolhidos da base de dados GLOBOCAN (projecto da IARC) relativos
à população mundial em 2012.
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Não obstante, desde 2008 foi registado um aumento superior a 20 % no número de novos
casos de cancro da mama diagnosticados, e um subsequente aumento de 14 % na mortalidade,
constituindo actualmente a maior causa de morte por cancro nas mulheres em todo o mundo.
Em Portugal, a neoplasia mamária constitui também a maior causa de morte por cancro nas
mulheres, prefazendo 16 % do número total de casos registados (ﬁgura 0.2).
(a) Incidencia por tipo de cancro.
(b) Mortalidade por tipo de cancro.
Figura 0.2: Gráﬁcos obtidos a partir da base de dados GLOBOCAN, relativos à população
feminina portuguesa em 2012.
A detecção precoce deste tumor potencia a sua cura. Segundo a American Cancer Society
(ACS), os tumores diagnosticados devido a uma alteração simptomática têm uma maior
probabilidade de se ter difundido para lá dos tecidos mamários. Por oposição, uma detecção
precoce por via de exames imagiológicos, potencia a eﬁcácia do tratamento e cura do paciente
[3] .
A tomossíntese é uma técnica radiológica que recorre à utilização de radiação ionizante para
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produzir imagens multiplanares da mama. É uma técnica relativamente recente pelo que
apenas na última década se procedeu à sua implementação prática, sendo que apenas em
2011 foi aprovado para prática clínica o primeiro tomógrafo pela Food and Drug Adminis-
tration (FDA) [4]. Se por um lado a tomossíntese constitui um avanço face à mamograﬁa
convencional, por outro lado a reconstrução multiplanar da imagem da mama não exclui a
necessidade de exposição a radiação ionizante.
O progressivo aumento do número médio de exames de diagnóstico per capita tem motivado
o estudo da deposição de dose em radiologia. Em particular, a International Commission on
Radiation Units & Measurements (ICRU), apresentou em 2005 o primeiro relatório dedicado
ao tema, intitulado Patient Dosimetry for X Rays used in Medical Imaging [5].
Na tomossíntese são utilizados raios-X e as doses aplicadas estão várias ordens de grandeza
abaixo do necessário para que se veriﬁquem efeitos determinísticos da radiação (< 2 Gy).
Contudo, a indução de cancro como resultado de exposição radiológica é uma realidade cuja
probabilidade está directamente relacionada com a quantidade de dose absorvida. Neste
contexto, o presente trabalho pretende desenvolver e estudar um dosímetro de cintilador de





A tomossíntese pode ser considerada a aproximação tridimensional da mamograﬁa. De facto,
o princípio de funcionamento da tomosíntese reside na mesma base da tomograﬁa compu-
torizada, na qual são utilizadas várias projecções radiográﬁcas por forma a construir uma
imagem tridimensional dos orgãos. Esta técnica imagiológica foi desenvolvida com o ob-
jectivo de colmatar limitações inerentes ao exame da mamograﬁa, na qual são realizadas
apenas duas projecções da mama com diferentes direcções (Crânio Caudal - CC e Médio
Lateral Oblíqua - MLO). A principal limitação deste processo encontra-se na sobreposição
dos tecidos, consequência de uma imagem planar, ou seja, é formada uma imagem bidimen-
sional para representar um orgão tridimensional. Este aspecto assume maior relevância no
diagnóstico de massas tumorais em mamas mais densas [7].
Figura 1.1: Tomógrafo Siemens Mammomat inspire [8].
1
1.1. AQUISIÇÃO DE IMAGEM
1.1 Aquisição de imagem
Na tomossíntese, após a mama estar devidamente comprimida, o tomógrafo adquire entre
10 a 25 projecções num espaço angular limitado. Esta aquisição pode ser realizada de
modo contínuo ou no modo step-and-shoot, sendo que o espaçamento entre ângulos não é
necessariamente igual entre diferentes posições. O primeiro modo exige que o tempo de
disparo seja mais curto por forma a evitar desfocar a imagem, por sua vez em modo step-
and-shoot o tomógrafo pára em cada posição antes de acionar a ampola de raios-X. A posição
relativa entre a ampola e o detector varia de acordo com a geometria de aquisição, podendo
ocorrer movimento paralelo da ampola e do detector (em sentidos opostos), movimento da
ampola e do detector em arco, ou ainda movimento da ampola com detector estacionário
(ﬁgura 1.2).A dose administrada em cada projecção corresponde aproximadamente a 5-10
% da dose necessária para uma projecção de mamograﬁa [9] .
Figura 1.2: (1) Geometria com deslizamento paralelo da ampola e do detector. (2) Geome-
tria com movimento em arco da ampola e detector. (3) Geometria de detector estacionário
[10].
A detecção da radiação que atravessa os tecidos do paciente e que permite formar uma
imagem com base na atenuação diferencial da energia nos tecidos, pode ser feita com re-
curso a diferentes detectores  dispositivos de carga acoplada, ﬂat-panels de silicone amorfo,
detectores de fósforo ou detectores de selénio amorfo (ﬁgura 1.3). Este último tem uma ele-
vada eﬁciência quântica ( 95 %), particularmente importante para a conversão da radiação
a baixas doses, e estabelece a conversão directa entre radiação ionizante e sinal eléctrico.
2 CAPÍTULO 1. TOMOSSÍNTESE
1.1. AQUISIÇÃO DE IMAGEM
Figura 1.3: Esquema de detecção da radiação em detector de selénio amorfo [11].
Apesar de apresentar algumas desvantagens, como o aumento da duração do exame de diag-
nóstico e a introdução de artefactos devido à rotação do dispositivo, vários estudos apontam
para uma redução da taxa de recalls (solicitação de novos exames), consequência da dimi-
nuição de falsos positivos [12][13]. De acordo com um estudo de Rose et al. [14], as imagens
de tomossíntese apresentam melhor detalhe relativamente às imagens de mamograﬁa, justa-
mente porque as últimas apresentam elevada sobreposição de tecidos (ﬁgura 1.4). É ainda
necessária uma menor compressão da mama, uma vez que esta apenas é necessária para evi-
tar artefactos de movimento, enquanto que em mamograﬁa esta sobreposição deve ser feita
com vista à diminuição da sobreposição de tecidos.
Figura 1.4: Comparação entre projecção CC de mamograﬁa (esquerda) com a mesma
projecção em tomossíntese (direita) numa paciente de 42 anos com um carcinoma invasivo
ductal de 10 mm. A imagem de tomossíntese apresenta uma deﬁnição muito superior da
massa tumoral e respectivas margens [14].
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1.2 Produção de raios-X
À semelhança das demais técnicas radiológicas, a tomossíntese utiliza radiação ionizante
como fonte primária para a obtenção de imagens anatómicas. Concretamente, na mamograﬁa
e tomossíntese são utilizados raios-X, cuja produção é realizada no interior de uma ampola.
Na ampola é estabelecida uma diferença de potencial que acelera os electrões gerados a partir
de um cátodo aquecido  tipicamente composto por tungsténio - até um alvo designado de
ânodo, cuja composição pode variar. A tensão utilizada em tomossíntese encontra-se entre
os 25 kV e os 40 kV [5]. Os raios-X correspondem a fotões produzidos como consequência da
interacção dos electrões ao colidir no ânodo através de dois processos (Figura 1.5):
 Radiação de travagem - traduz-se num espectro contínuo de energias cujo máximo
corresponde à energia máxima dos electrões acelerados.
 Radiação característica - corresponde às riscas do espectro de emissão características
do material que compõe o ânodo.
Figura 1.5: Espectro de fotões produzido num ânodo de tungsténio [5].
1.3 Interacção dos fotões com a matéria
Os tubos de raios-X utilizados em diagnóstico têm a capacidade de gerar fotões numa gama de
energias que abrange tipicamente entre 100 eV a 150 keV. Ao interagir com a matéria, o fotão
incidente poderá transferir integral ou parcialmente a sua energia para o meio, ou ainda ser
simplesmente disperso sem que ocorra transferência de energia. Os fotões transferem a sua
energia de modo abrupto, comportamento esse que é marcadamente diferente do que ocorre
nas partículas carregadas, uma vez que estas perdem gradualmente a sua energia para o
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meio através de diversas interacções com vários átomos. Na gama de energias considerada
em Radiologia, as interacções predominantes dão-se com os átomos através da Dispersão de
Rayleigh, efeito fotoeléctrico e efeito de Compton [20].
1.3.1 Coeﬁciente de atenuação
A interacção dos fotões num dado material é um processo estatístico que depende de µ
a probabilidade do fotão interagir por unidade de distância percorrida. Este coeﬁciente de
probabilidade designa-se de coeﬁciente linear de atenuação, tem unidades de cm−1 e depende
do tipo e densidade do material, bem como da energia do feixe de fotões. Para um feixe
de fotões monocromático e colimado, que incida perpendicularmente sob a superfície de um
material, a quantidade N(x) de fotões que alcança uma profundidade x ao atravessar o
material é dada por
N(x) = N0e
(−µx) (1.1)
onde N0 é a quantidade inicial de fotões incidentes. O coeﬁciente linear de atenuação pode
ainda ser entendido como a distância média percorrdia por um fotão até interagir, assumindo
a designação de percurso médio livre. Geralmente µ é divido pela densidade do material
atravessado por forma a obter o coeﬁciente linear de atenuação mássico, expresso em cm2
g−1, traduzindo-se na probabilidade de interacção por g cm−2 de material atravessado. Este
coeﬁciente é útil pois é independente da densidade do material atravessado.
A relação entre o coeﬁciente linear de atenuação µ e a secção eﬁcaz total relativa a todas as
interacções σ é dada por
µ = Nσ (1.2)
onde a densidade atómica N em (cm−3) é igual a NA(ρ/A), sendo ρ a densidade do material





O coeﬁciente linear de atenuação inclui as contribuições individuais dos vários efeitos físicos
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que podem remover um fotão do feixe. Assim,
µ = µFotoelectrico + µCompton + µRayleigh + µProducaodepares (1.4)
Geralmente o coeﬁciente linear de atenuação de Rayleigh é negligenciado dado que a sua
importância só é relevante para energias muito baixas, inferiores a 10 keV. Do mesmo modo,
em radiologia a gama de energias usadas está abaixo do limiar de produção de pares, pelo
que este efeito também é negligenciavel [20].
1.3.2 Coeﬁciente de transferência e coeﬁciente de absorção
O coeﬁciente de transferência diz respeito à fracção de energia que é transferida para os
átomos na interacção do feixe de fotões com a matéria. No caso do fotão interagir por
efeito fotoeléctrico, apenas é contabiliazada a fracção de energia que é transferida para o
fotoelectrão ejectado e possíveis electrões de Auger. Assim, o coeﬁciente de transferência







onde δ é a energia média correspondente à radiação de ﬂuorescência que pode ocorrer após
ejecção do fotoelectrão. No efeito de Compton, é contabilizada apenas a transferência de






onde Tmedia/hν corresponde à fracção de energia média transferida ao electrão de Compton.
Finalmente, o coeﬁciente de transferência total corresponde à soma das três parcelas
µtr = µtrFotoelctrico + µtrCompton + µtrRayleigh (1.7)
Este coeﬁciente reﬂecte a energia cinética que é transferida para os electrões de forma directa
e indirecta (electrões de Auger). À excepção da radiação produzida por bremsstrahlung, a
energia absorvida pelo material é igual à energia transferida pelos fotões na vizinhança da
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interacção. Consequentemente é deﬁnido o coeﬁciente de absorção de energia como sendo a
energia cinética inicialmente transferida para os electrões do meio, menos uma fracção g de






o factor g aumenta com o número atómico do material atravessado e com a energia do feixe,
sendo no entanto desprezável (menor que 0.001) para fotões com energias abaixo de 100 keV
em ar [6].
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Dosimetria: Princípios Físicos
A International Comission on Radiation Units & Measurements (ICRU) surgiu em 1925
a partir do Primeiro Congresso em Radiologia com a missão de promover um sistema ra-
diológico de quantidades e unidades, coerente de forma transversal a todas as áreas onde
a radiação é utilizada. Paralelamente o seu objectivo passa também por implementar um
conjunto de recomendações na realização de medidas radiológicas, que permita a partilha
e reprodutibilidade de resultados em todo o mundo. As grandezas especiﬁcadas de seguida
vão de encontro às recomendações estabelecidas por esta organização [15].
2.1 Fluência e ﬂuência energética
A ﬂuência é uma grandeza não estocástica que corresponde ao número dN de partículas que
atravessa a superfície de uma esfera com área de secção recta do seu círculo máximo da [16].
É, portanto, uma medida do campo de radiação e pode ser aplicada para qualquer tipo de













Se multiplicarmos a ﬂuência pela energia das partículas, para um feixe monocromático vem





onde dR é a energia radiante do feixe, correspondendo à energia cinética das partículas que
entram na esfera de secção da, excluindo a energia associada à sua massa. De forma análoga






A transferência de energia das partículas neutras para as partículas carregadas num determi-
nado meio é designada de kerma (Kinetic Energy Released in Material), e é deﬁnida como o
quociente entre dEtr e dm, onde dEtr corresponde à energia inicial das partículas carregadas











À unidade de kerma no sistema internacional (J/kg) é dado o nome de gray (Gy).
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2.3 Dose
A dose absorvida é uma grandeza não estocástica expressa na mesma unidade (gray) que
a grandeza kerma, tendo contudo maior relevância a nível biológico. Enquanto o kerma se
refere à transferência de energia das partículas neutras para os electrões do meio, a dose dá
conta da deposição de energia das partículas carregadas (primárias ou secundárias) no meio





onde dEab é uma energia média deﬁnida como:
dEab = Rin −Rout +
∑
Q (2.8)
sendo Rin a energia radiante de partículas neutras ou carregadas que entra num dado volume,
Rout a energia radiante de partículas neutras ou carregadas que sai do volume, e
∑
Q o
somatório das conversões da massa das partículas elementares em energia radiante, dentro
do volume [47].






A espessura semi-redutora (Half Value Layer - HVL) constitui uma quantidade muito utili-
zada para caracterizar a qualidade de um feixe de radiação. Na prática clínica nem sempre
é viável a obtenção do espectro da fonte, pelo que o HVL é um dos parâmetros usados para
descrever a qualidade do feixe, o qual pode ser medido até nos feixes de radiação mais inten-
sos utilizados clinicamente. A espessura semi-redutora corresponde à espessura de material
- geralmente alumínio ou cobre - necessária para reduzir a metade o valor original do kerma
em ar medido a determinada distância da fonte de radiação, em condições de feixe colimado.
O HVL é uma quantidade integral sensível à composição e espessura do material atravessado,
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espectro do feixe, entre outros factores, o que faz dele um bom parâmetro para aferir acerca
da qualidade da fonte. Para feixes policromáticos a atenuação do feixe não é exponencial,
dado que por adição de mais ﬁltração ao feixe as baixas energias são mais atenuadas, aumen-
tando a sua energia média - Endurecimento do feixe. Este comportamento determina que a
espessura necessária para reduzir o feixe a um quarto da sua espessura inicial - 2º HVL - é
superior ao primeiro HVL[17].
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Classiﬁcação e caracterização de dosímetros
A dose administrada em exames radiológicos, com excepção da radiologia de intervenção, é
pequena quando comparada com outras especialidades onde a radiação ionizante é utilizada,
como a radioterapia. No entanto, a radiologia constitui a técnica maioritariamente respon-
sável pela exposição da população a este tipo de radiação, o que suscita a necessidade de
uma adequada monitorização da dose depositada nestes exames. As ampolas de produção
de raios-X geram fotões a partir de tensões de tubo que podem variar entre os 20 kV e os
150 kV. Em particular, nos exames de mamograﬁa são utilizadas tensões entre os 22 kV e os
40 kV. A energia dos fotões gerados a partir destas tensões de tubo potencia o contraste dos
tecidos moles, no entanto tem como contrapartida aumentar a dose depositada nos tecidos.
Nos exames de tomossíntese são realizadas tipicamente entre 10 a 25 projecções radiográ-
ﬁcas [18], justiﬁcando a necessidade de uma monitorização apropriada da dose através de
dosímetros.
3.1 Parâmetros de caracterização
3.1.1 Sensibilidade e Linearidade
A sensibilidade de um dosímetro é dada pela razão entre o valor do sinal produzido pelo
dispositivo e o valor da dose recebida. Idealmente, a sensibilidade de um dosímetro é in-
dependente da dose e energia do feixe, o que permite realizar a calibração do mesmo. O
valor da sensibilidade de um dosímetro depende de vários factores como sejam os processos
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físicos que conduzem à formação de sinal e o seu volume físico, apresentando dosímetros
mais volumosos maior sensibilidade [19].
A linearidade da resposta do dosímetro corresponde, por deﬁnição, à existência de uma
relação de linearidade entre o sinal produzido pelo dispositivo e a dose recebida. Na prática,
o intervalo de valores de dose para a qual a resposta do dosímetro é linear é limitada, pelo
que deve ser sempre especiﬁcada por forma a evitar leituras incorrectas de dose (Figura 3.1).
Figura 3.1: Resposta de dois dosímetros A e B em função da Dose. Deve ser aplicado um
factor de correcção ao dosímetro A dado que apresenta uma resposta não linear antes de
atingir a saturação [19].
3.1.2 Dependência em energia
A resposta dos dosímetros depende da qualidade do feixe pelo qual são irradiados, isto é,
depende da distribuição em energia ou espectro do feixe. Alguns parâmetros recorrentemente
utilizados para caracterizar a qualidade do feixe são a medida do 1º e 2º HVL, energia de
pico do feixe, ﬁltração total e ainda voltage ripple.
3.1.3 Resolução espacial
A resolução espacial determina a capacidade de discernir a diferença de dose entre dois pontos
próximos no espaço. Nas câmaras de ionização existe um compromisso entre a resolução
espacial e a sensibilidade, uma vez que a sensibilidade é tanto maior quanto maior o volume
da câmara, contrariamente à resolução espacial. Por sua vez, os plásticos de cintilação,
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apresentam uma vantagem a este nível face a outros dispositivos, uma vez que podem assumir
dimensões mais reduzidas mantendo uma boa sensibilidade.
3.2 Estado da arte
Em radiologia existem diversos tipos de dosímetros que permitem monitorizar a dose de
radiação administrada, entre os quais se destacam as câmaras de ionização, os dosímetros
de cintilação inorgânicos e orgânicos (onde se inserem os plásticos de cintilação), dosímetros
termoluminescentes, ﬁlmes dosimétricos, ou ainda dosímetros semicondutores. De realçar que
esta não pretende constituir uma lista exaustiva de todos os tipos de dosímetros existentes,
sendo que dentro dos processos de luminescência se podem encontrar outros mecanismos
cujas características também permitem a sua utilização como detectores de radiação (como
seja o exemplo da luminescência opticamente estimulada).
3.2.1 Câmara de ionização
As câmaras de ionização funcionam como cavidades onde o meio de detecção é um gás com
o qual a radiação ionizante interage, formando pares electrão-ião que são posteriormente
colectados por dois eléctrodos. Possuem boa sensibilidade e precisão, adequando-se ainda a
um vasto intervalo de energias e tipos de radiação incidente. As câmaras de ionização podem
ter várias conﬁgurações, de acordo com a posição relativa dos eléctrodos. Podem então
apresentar um formato esférico, uma disposição em pratos paralelos, ou ainda apresentar
uma conﬁguração cilíndrica (Figura 3.2). A sensibilidade destes dispositivos é fortemente
dependente do seu volume de detecção, pelo que volumes superiores apresentam uma maior
região de interacção das partículas e consequentemente, induzem a produção de um sinal
superior por via de uma maior colecção de cargas [16].
No volume sensível da câmara pode ocorrer ionização directa, protagonizada por partículas
carregadas que ionizam os átomos do gás, ou indirectamente, quando partículas neutras
do feixe primário colocam em movimento electrões no interior da câmara que por sua vez
ionizam átomos do gás.
Convencionalmente a leitura das câmaras é feita em regime DC, estabelecendo-se uma dife-
rença de potencial entre os dois eléctrodos. Deste modo, os pares electrão-ião formados irão
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Figura 3.2: Câmara de ionização Farmer - exemplo de conﬁguração cilíndrica (esquerda);
Câmara de ionização Mammo - conﬁguração em pratos paralelos (direita).
deslocar-se para os eléctrodos, produzindo uma corrente proporcional à taxa de energia depo-
sitada no volume da câmara. A utilização de tensões elevadas permite evitar a recombinação
de cargas no interior da cavidade, sendo que o número n de pares ião-electrão colectados
é dado pelo quociente entre a energia E depositada e a energia média W necessária para





As câmaras Farmer possuem um formato cilíndrico com um eléctrodo central e uma superfície
interior condutora, cuja parede se encontra revestida externamente por um material isolante .
Possuem ainda um eléctrodo de guarda para minimizar as correntes de fuga. A sua cavidade
é preenchida por gás e tem um volume que varia entre 0,1 e 1 cm3 (a câmara utilizada no
projecto tem um volume de 0,6 cm3). O material que compõe a parede é equivalente a
tecido/água, e tem uma densidade de aproximadamente 0,1 g/cm2.
3.2.2 Dosímetros semicondutores
Baseiam-se na utilização das junções n-p, o que lhes permite ter sensibilidades até 18000 vezes
superiores a câmaras de ionização com o mesmo volume. Permitem uma boa reprodutibili-
dade dos resultados e ausência de polarização externa. No entanto, apresentam dependência
ao nível da temperatura, taxa de dose, energia e ângulo de incidência da radiação.
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Os materiais sólidos podem ser electricamente caracterizados como isoladores, semicondu-
tores ou condutores. Esta classiﬁcação está directamente relacionada com a mobilidade de
cargas eléctricas em resposta a uma diferença de potencial aplicada ao material. Por sua
vez, a mobilidade das cargas depende da diferença de energia entre a banda de valência e a
banda de condução do material. Nos semicondutores, esta diferença de energia encontra-se
geralmente entre 0 e 5 eV, sendo que materiais sem diferença de energia entre as duas zonas
energéticas são classiﬁcados de condutores, e acima de 5 eV são considerados isoladores. Os
semicondutores utilizados na detecção da radiação, designados fotodíodos, são geralmente
formados por silício (Si) ou germânio (Ge). Ambos possuem quatro electrões de valência,
pelo que formam estruturas cristalinas tetraédricas (ﬁgura 3.3), semelhantes ao diamante
[22].
Figura 3.3: Representação planar da estrutura cristalina tetraédrica do silício. A ligação
covalente entre dois electrões encontra-se destacada a vermelho.
Por agitação térmica, os electrões da banda valência podem adquirir energia suﬁciente e
transitar para a banda de condução, deixando uma lacuna na ligação covalente (ﬁgura 3.4).
O número de electrões na banda de condução será portanto igual ao número de lacunas na
banda de valência, o que faz com que o silício seja um semicondutor intrínseco.
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Figura 3.4: Lacuna deixada por electrão transiente para a banda de condução.
Para temperaturas mais elevadas é maior o número de electrões a transitar para a banda
de condução, favorecendo a mobilidade de cargas. No entanto, de modo a aumentar a
condutividade eléctrica, os semicondutores são dopados com elementos de grupos periódicos
adjacentes, como é o caso do fósforo. O fósforo tem mais um electrão na banda de valência,
pelo que ao estabelecer ligações covalentes com os átomos do silício, um dos seus electrões
ﬁca desemparelhado, podendo mais facilmente transitar para a banda de condução. Obtém-
se assim um semicondutor do tipo n. Inversamente, pode dopar-se o silício com um elemento
do grupo periódico anterior, como o Boro, surgindo uma lacuna resultante da insaturação
da ligação covalente com os quatro átomos de silício (ﬁgura 3.5).
Figura 3.5: Esquema da substituição de um átomo de silício por um átomo de fósforo
(esquerda) e por um átomo de boro (direita).
Nos fotodíodos, é feita a junção de um semicondutor do tipo p com um semicondutor do tipo
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n. Ao unir os materiais, o excesso de electrões no tipo n migra para o tipo p, preenchendo as
lacunas existentes. Esta difusão de electrões e buracos a favor do gradiente de concentração
dá origem a uma diferença de potencial no sentido inverso. É então estabelecida uma zona
de deplexão (ﬁgura 3.6) caracterizada por uma ausência de transportadores de carga e
uma diferença de potencial que depende da diferença entre impurezas p e n, e na qual
um transportador de carga tem de vencer o campo eléctrico estabelecido para atravessar a
junção.
Figura 3.6: Formação da zona de deplexão numa junção np.
Se recorrendo a uma fonte de tensão externa a junção np for polarizada directamente, co-
nectando o polo positivo à zona p e o polo negativo à zona n, o campo eléctrico da zona
de deplexão é excedido e o ﬂuxo de cargas pode ocorrer. No entanto, se polarizada inver-
samente, isto é, conectando o polo negativo à zona p e o polo positivo à zona n, a zona de
deplexão aumenta, não havendo passagem de corrente. Este comportamento dicotómico é
designado de rectiﬁcador (ﬁgura 3.7).
Figura 3.7: Efeito da polarização directa e inversa na condutividade do semicondutor.
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Os fotodíodos são em última análise junções np (que podem ou não ser polarizadas inver-
samente). Quando os fotões incidem na zona de deplexão do fotodíodo, que constitui o seu
volume activo, são criados pares electrão-buraco que se separam e deslocam imediatamente
de acordo com a diferença de potencial, movimento ao qual está associada uma corrente eléc-
trica. O número de pares criados é, portanto, proporcional à energia absorvida no volume
activo e por isso, proporcional à dose. Uma grande vantagem face às câmaras de ioniza-
ção é o seu baixo valor da energia média W, isto é, da energia necessária para formar um
par electrão-buraco, que corresponde a 3,6 eV no silício e 3,0 eV no germânio. Tendo em
conta que no ar a energia necessária para formar um par é de aproximadamente 30 eV, os
semicondutores apresentam uma resolução energética bastante superior [20].
Figura 3.8: Fotodíodo S1337 da Hamamatsu [58].
3.2.3 Dosímetros termoluminescentes
Determinados cristais inorgânicos podem ser classiﬁcados como termoluminescentes. Quando
a radiação ionizante interage com estes cristais, são criados pares electrão-buraco que abando-
nam a banda de valência. Os electrões transitam então para a banda de condução, contudo,
devido à existência de um grande número de armadilhas entre as bandas de valência e condu-
ção, os electrões ﬁcam rapidamente aprisionados. De forma recíproca, os buracos criados por
absorção de radiação transitam para armadilhas semelhantes. Uma vez que à temperatura
ambiente a probabilidade de abandonar a armadilha é muito pequena, quer os electrões quer
os buracos são mantidos aprisionados, sendo que a criação de novos pares electrão-buraco
induz um consequente aumento de partículas aprisionadas, funcionando como integrador da
radiação recebida. Posteriormente, por aumento da temperatura, os electrões são libertados
recombinando-se com os buracos ainda aprisionados (ou vice-versa) emitindo um fotão na
gama de energias do visível (≈ 3 ou 4 eV), o que permite relacionar o número de fotões
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lidos num fotodetector com o número de pares criados. Por conseguinte, sabendo a energia
necessária para formar um par, é possível relacionar a luz emitida pelo cristal com a dose
absorvida [22]. A ﬁgura 3.9 ilustra estes processos [22].
Figura 3.9: A-Processo de aprisionamento do par electrão-buraco por absorção de radiação
ionizante. B- Emissão de luz por acção térmica - um mecanismo possível de recombinação.
3.2.4 Filmes dosimétricos
O princípio de funcionamento destes dosímetros baseia-se na alteração das suas propriedades
ópticas por acção da radiação ionizante. Niepce observou pela primeira vez uma variação
radiocrómica em 1826 e a investigação que posteriormente se desenvolveu levou a que hoje
em dia estes dosímetros sejam utilizados em áreas como a medicina e a indústria. No caso
dos ﬁlmes transparentes, atravessados por um feixe de luz do sistema de leitura, podemos






onde I0 é a intensidade transmitida do feixe de luz do sistema de leitura antes da irradiação
do ﬁlme com radiação ionizante e I a intensidade do feixe transmitido após irradiação do
ﬁlme. Em geral pode estabelecer-se uma relação (não necessariamente de proporcionalidade)
entre a dose de radiação a que o ﬁlme foi submetido e a densidade óptica.
Os ﬁlmes dosimétricos dividem-se em ﬁlmes fotográﬁcos e ﬁlmes radiocrómicos. Os ﬁlmes
fotográﬁcos são formados por uma camada activa composta por uma emulsão com grãos de
halogenetos de prata em suspensão, tipicamente AgBr. A acção da radiação sobre estes ﬁlmes
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induz a deposição da prata, deposição que é tanto maior quanto maior a dose absorvida.
Assim, zonas mais opacas correspondem a zonas com maior deposição de prata, e maior
densidade óptica.
Os ﬁlmes radiocrómicos mais utilizados são os GafchCromic, cujas propriedades variam con-
soante a aplicação a que se destinam. São genericamente compostos por uma camada activa
consituída por microcristais de monómeros radiosensíveis (diacetileno), que por absorção da
radiação polimerizam e dão origem a cadeias planas de carbono, assumindo determinada
cor. Inicialmente, antes da exposição a radiação, os ﬁlmes podem ser transparentes e in-
colores ou opacos e coloridos, com composição semelhante aos tecidos. Após irradiação, os
ﬁlmes podem ser lidos por densitómetros (avaliam a densidade óptica), scanners de cor ou
espectrómetros [32].A ﬁgura 3.10 ilustra a acção da radiação em dois ﬁlmes radiocrómicos
GafchCromic.
Figura 3.10: Acção da radiação ionizante em dois ﬁlmes radiocrómicos. O ﬁlme A foi
irradiado com 36 mGy e o ﬁlme B com 2,5 mGy.
3.2.5 Dosímetro de cintilador de plástico
A crescente utilização deste tipo de dosímetros em radioterapia está também na origem do
estudo da sua aplicação para as baixas energias, características da radiologia. Simultanea-
mente, o facto das câmaras de ionização não possuirem tão boa sensibilidade a baixas taxas
de dose [25], torna necessário o estudo de uma alternativa eﬁcaz. Sob este ponto de vista, os
dosímetros de cintilador de plástico (PSD - Plastic Scintillator Dosimeters) apresentam-se
como um alternativa interessante, uma vez que apresentam uma composição mais próxima
de meios dosimétricos como a água do que, por exemplo, os cintiladores inorgânicos. Ao
contrário dos dosímetros de fotodíodo, os plásticos de cintilação não estão restringidos a um
ângulo particular de incidência da radiação, podendo fazer medições em diferentes disposi-
ções. A sua boa resolução espacial permite a realização de medidas de dose à superfície, bem
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como a aquisição de perﬁs de dose em profundidade no interior de fantomas CT [26] [27].
Adicionalmente, nas energias utilizadas em radiologia não se veriﬁcam efeitos característicos
das energias usadas em terapia, como o efeito de Cherenkov, não havendo por isso esta fonte
de ruído [28]. Os cintiladores exibem no entanto algumas propriedades menos desejáveis.
Em particular, num regime de energias abaixo de 150 keV, o facto de o número atómico
eﬁcaz do plástico ser inferior ao da água leva a uma perda de sensibilidade [25]. Por outro
lado, há um aumento do LET de electrões secundários, o que por sua vez faz aumentar as
perdas de energia por processos de quenching [29].
Os dosímetros de cintilador de plástico são constituídos por três componentes distintos: um
cintilador de plástico onde a radiação ionizante é convertida em luz visível, um guia óptico
que conduz a luz de cintilação formada no plástico, e um fotodetector que recebe a luz
proveniente do guia óptico e a converte em sinal eléctrico. Na ﬁgura 3.11 encontra-se um
esquema representativo dos componentes de um dosímetro de cintilação.
Figura 3.11: Componentes principais de um dosímetro de cintilação.
O fotodetector escolhido também inﬂuencia a qualidade do dosímetro. Uma boa adequação
entre a banda de emissão de radiação do cintilador e a banda de sensibilidade do fotodetector
constitui um parâmetro importante na resposta geral do dosímetro. São maioritariamente
usados tubos fotomultiplicadores para realizar a conversão entre o sinal luminoso e o si-
nal eléctrico que é posteriormente lido. Estes dispositivos têm uma grande capacidade de
ampliﬁcação do sinal luminoso, conferindo ao dosímetro boa sensibilidade. Por outro lado,
necessitam de ser alimentados por uma fonte de alta tensão, o que resulta na presença de
uma elevada corrente negra. Muito embora não possuam níveis tão elevados de sensibili-
dade, o uso de fotodíodos como dispositivo fotosensível para conversão do sinal luminoso
tem sido apontado como uma alternativa promissora ao fotomultiplicador. Os fotodíodos
não necessitam de alta tensão para o seu funcionamento, o que lhes confere portabilidade
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[30]. Adicionalmente, os fotodíodos apresentam uma banda sensível superior aos fotomulti-
plicadores [28].
Processo de Cintilação
A interacção da radiação ionizante com determinados materiais, provoca a excitação dos
seus átomos para estados metastáveis, que por processos de desexcitação induzem a emis-
são de fotões na região electromagnética do visível. Estes mecanismos de desexcitação e
subsequente emissão de luz são designados de ﬂuorescência e fosforescência, e os materais
que exibem estas propriedades são designados de cintiladores. A ﬂuorescência corresponde a
uma desexcitação e respectiva emissão de luz quase imediata do átomo, muito embora possa
ocorrer um processo de ﬂuorescência atrasada, cujo tempo de desexcitação é superior. Por
outro lado, a fosforescência diz respeito a um mecanismo de desexcitação diferente, caracte-
rizado por um tempo de desexcitação mais elevado, e que resulta na emissão de fotões com
comprimento de onda superior aos de ﬂuorescência [22].
Idealmente os cintiladores devem apresentar propriedades como:
 Alta eﬁciência na conversão da energia cinética das partículas carregadas em luz visível;
 A luz emitida deve ser proporcional à energia depositada para um grande intervalo de
energias;
 O cintilador deve ser transparente à luz que o próprio emite;
 O tempo de decaímento dos estados excitados deve ser muito curto para permitir leitura
rápida de pulsos eléctricos;
 um bom cintilador deve ainda maximizar a conversão de energia em processos de
ﬂuorescência imediata, minimizando as emissões por fosforescência ou ﬂuorescência
atrasada.
Os materiais utilizados como cintiladores podem ser de natureza orgânica ou inorgânica,
apresentando diferenças ao nível quer da eﬁciência, quer da resolução temporal. Os cristais
inorgânicos tendem a apresentar níveis superiores de rendimento luminoso e linearidade, por
oposição aos materiais orgânicos. Contudo, os materiais orgânicos apresentam um tempo
de decaímento mais curto, o que possibilita melhor resolução temporal, especialmente em
estudos em que se procura boa discriminação de pulsos.
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Os plásticos de cintilação enquadram-se no grupo de materiais orgânicos comummente uti-
lizados com ﬁns dosimétricos. Nestes materiais a produção de luz resulta da estrutura
energética das moléculas individuais que o compõem e não da sua estrutura cristalina, pelo
que podemos encontrar cintiladores orgânicos independentemente do seu estado físico.
Estas moléculas orgânicas apresentam uma conﬁguração conhecida como estrutura electrónica-
pi. Por absorção de energia proveniente de fotões, os electrões da molécula são excitados do
estado fundamental para estados singleto. Apesar de poderem assumir um de vários estados
singleto, quase a totalidade dos electrões acaba por rapidamente (picossegundos) convergir
para o mesmo estado singleto por processos de desexcitação sem emissão radiativa. A par-
tir deste estado singleto comum os electrões acabam por regressar ao estado fundamental
emitindo luz de ﬂuorescência, no espaço de nanossegundos. Por um processo designado de
cruzamento intersistémico, alguns electrões de estados singleto podem desexcitar para esta-
dos tripleto, onde podem permanecer até alguns milissegundos antes de regressar ao estado
fundamental. Os electrões que regressam ao estado fundamental a partir de um estado tri-
pleto emitem fotões com maior comprimento de onda, e constituem a fracção de emissão
por fosforescência. Por vezes, através de excitação térmica, electrões num estado tripleto
podem regressar a um estado singleto e daí retornar ao estado fundamental, constituindo
uma ﬂuorescência atrasada. A ﬁgura 3.12 ilustra estes processos.
O facto da excitação dos electrões poder ser feita para um grande número de estados, con-
trariamente à desexcitação radiativa, que é maioritariamente feita a partir do mesmo estado
singlet (S10 na ﬁgura 3.12), faz com que se veriﬁque um desfasamento entre o espectro de
absorção e de emissão do cintilador, o que o torna transparente à radição que emite. Por
outro lado, a eﬁciência de um cintilador é dada pelo quociente entre a energia emitida como
radiação visível e a energia absorvida. Uma vez que parte da energia absorvida é perdida
por processos térmicos que não incluem a emissão de luz, a eﬁciência do detector nunca é
unitária. Estes processos de desexcitação que não englobam a emissão de luz visível são
designados de quenching eﬀects e contribuem para a perda de qualidade do dosímetro.
As moléculas orgânicas com as propriedades de cintilação acima descritas podem ser dis-
solvidas num solvente e subsequentemente polimerizadas, formando soluções sólidas  os
plásticos de cintilação. Neste trabalho são estudados três plásticos de cintilação compos-
tos por diferentes solventes: polimetilmetacrilato (PMMA), poliestireno e poliviniltolueno
(PVT).
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Figura 3.12: Processos de ﬂuorescência e fosforescência num cintilador orgânico [22].
Guia óptico
A condução do sinal luminoso resultante da cintilação até ao fotodetector é conseguida por
intermédio de ﬁbras ópticas. O funcionamento das ﬁbras ótpicas tem por base o fenómeno
da reﬂexão total da luz, o qual permite que a luz incidente numa extremidade da ﬁbra
se propague por via de sucessivas reﬂexões até à extremidade oposta. Uma ﬁbra óptica é
composta por dois cilindros concêntricos, em que o mais interno, designado de núcleo, possui
um índice de refracção n1 superior ao externo n2, designado de bainha. Os raios de luz
propagam-se no núcleo através de sucessivas reﬂexões na interface com a bainha, sem que
ocorra refracção (ﬁgura 3.13), caso o seu ângulo de incidência seja superior a um determinado
ângulo crítico [23].
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Figura 3.13: Esquema de corte longitudinal de uma ﬁbra óptica.
A Lei de Snell que permite determinar o ângulo crítico a partir do qual se veriﬁca a reﬂexão







onde θi é o ângulo de incidência e θr o ângulo de refracção. O ângulo crítico θc corresponde,






onde nb é o índice de refracção da baínha e nn o índice de refracção do núcleo. De notar que
tanto o ângulo de incidência como o de refracção são medidos em relação à normal à superfície
do dioptro. Assim, o ângulo de aceitação dos raios à entrada da ﬁbra, que é medido em
relação ao eixo óptico, terá um valor máximo θmax, dado que raios que incidam com ângulos
superiores a θmax irão posteriormente incidir na interface entre o núcleo e a bainha com um
ângulo inferior ao ângulo crítico, havendo refracção. Este ângulo de aceitação corresponde a
metade do cone de aceitação da ﬁbra, dentro do qual a propagação dos raios incidentes se faz
sem perdas. Considerando um raio que incide na face da ﬁbra, proveniente de um meio com
índice de refracção ni, pode determinar-se o valor de θmax a partir das seguintes relações:
nisenθmax = nnsenθt = nnsen(90
o − θc) (3.5)
pelo que
nisenθmax = nncosθc = (1− sen2θc)1/2 (3.6)
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O conceito de abertura numérica NA traduz-se na quantidade de luz que pode ser captada
por um sistema óptico e é deﬁnido como
NA = nisenθmax (3.9)
onde θmax é o ângulo máximo para o qual ainda se veriﬁca reﬂexão total da luz. Para a ﬁbra









A quantidade de luz captada pela ﬁbra depende, portanto, da diferença entre índices de
refração que compõem os materiais do núcleo e baínha. As ﬁbras ópticas são geralmente
fabricadas a partir de vidro ou plástico, e a distribuição radial do índice de refracção pode
ser homogénea no núcleo e na bainha ou formar um gradiente, diminuido do núcleo para
a periferia. Quando a variação do índice de refracção se dá de forma gradual do núlceo
para a periferia, diz-se que a ﬁbra tem um perﬁl do tipo graded-index, quando há uma clara
distinção entre os índices do núcleo e da bainha, diz-se que a ﬁbra tem um perﬁl step-index.
Fotodetectores
Os fotodetectores utilizados para realizar a leitura da luz de cinitlação podem consistir em
tubos fotomultiplicadores ou fotodíodos, cujos princípios de funcionamento são marcada-
mente distintos. Nos tubos fotomultiplicadores (PMT  Photomultiplier tube) o processo
de conversão é feito quando um fotão incide no fotocátodo ejectando um electrão por efeito
fotoeléctrico. O electrão resultante é acelerado até ao ânodo por sucessivas diferenças de po-
tencial. As diferenças de potencial são estabelecidas entre eléctrodos a que se dá a designação
de dínodos, sendo que cada dínodo é mantido a uma tensão mais positiva que o anterior. Por
emissão secundária, o electrão ao colidir com cada dínodo põe em movimento mais electrões,
estabelecendo uma cadeia de ampliﬁcação até chegar ao ânodo, onde é lido o sinal eléctrico.
O tubo fotomultiplicador necessita então de ser alimentado por uma alta tensão (∼ 1000 V),
sendo que a sua resposta exibe dependência relativamente à tensão aplicada [24].
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Os fotodíodos são componentes electrónicos semicondutores com a capacidade de produzir
corrente por absorção de fotões numa dada gama de comprimentos de onda, não requerendo
tensão para o seu funcionamento. Quanto maior a área da janela de detecção, maior a
sensibilidade do fotodíodo, mas maior também o seu tempo de resposta [22].
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Protótipo experimental
4.1 Plásticos de cintilação
O dosímetro desenvolvido foi testado para três diferentes cintiladores de plástico. Na tabela
seguinte encontram-se as principais propriedades dos mesmos.
Modelo BC-404 BCF-60 RP-200A
Fabricante Saint-Gobain Saint-Gobain Rexon
Pico de emissão (nm) 408 530 415
Diâmetro (mm) 4 2 3
Comprimento (mm) 13,6 20 10
No Fotões/MeV 10500 7100 8500
Composição da Matriz Poliviniltolueno Poliestireno Polimetil-metacrilato
Índice de refracção 1,58 1,58 1,49
Densidade (g/cm3) 1,032 1,05 1,18
Tabela 4.1: Propriedades dos plásticos de cintilação utilizados no dosímetro [33][34][35].
Os plásticos de cintilação foram envolvidos numa bainha preta de plástico e acoplados ao




Figura 4.1: Cintilador de plástico cilíndrico acoplado ao guia óptico (PMMA).
4.2 Guia óptico
Para guia óptico foi utilizada uma ﬁbra óptica de PMMA com 2.0 mm de diâmetro e 120 cm
de comprimento, modelo ESKA SK-80 [37]. As características principais da ﬁbra encontram-
se descritas na tabela 4.2.
Composição do núcleo Resina de polimetil-metacrilato
Composição da bainha Polímero de ﬂuor
Índice de refracção do núcleo 1,49
Perﬁl de refracção step-index
Abertura numérica 0,50
Diâmetro: núcleo (µm) 1840-2080
Diâmetro: bainha (µm) 1880-2120
Tabela 4.2: Propriedades da ﬁbra óptica [37].
À semelhança dos cintiladores de plástico, também a ﬁbra óptica foi envolta numa manga
preta de plástico por forma a isolar o sistema da luz ambiente. As extremidades da ﬁbra
foram polidas, reduzindo as heterogeneidades da superfície, de modo a prevenir efeitos de
difusão da luz e a melhorar o acoplamento quer com o cintilador quer com o fotodetector
(ﬁgura 4.2).
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(a) Fibra óptica sem tratamento.
(b) Fiba óptica após tratamento no interior de
bainha de plástico.
Figura 4.2: Fibra óptica de PMMA utilizada no dosímetro.
4.3 Fotodetectores
Foi estudada a inﬂuência do fotodetector na performance global do sistema. Para o efeito
foram utilizados três fotodetectores diferentes, nomeadamente, um fotomultiplicador R647
da Hamamatsu (ﬁgura 4.3)[38], e um fotodíodos S9195 da Hamamatsu (ﬁgura 4.4) [39].
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Figura 4.3: Fotomultiplicador R647 da Hamamatsu.
Figura 4.4: Fotodíodo S9195 da Hamamatsu [39].
As principais características dos dois fotodetectores encontram-se na tabela seguinte:
PMT R647 S9195
Área sensível (mm2) 63 25
Comp.Onda - pico (nm) 420 840
Sensibilidade (A/W ) 8,0 x 104 0,28
Tabela 4.3: Propriedades dos fotodetectores [38] [39].
O fotomultiplicador foi alimentado por um módulo de alta tensão concebido para o efeito
com base no módulo integrado de alta tensão C4900-01 da Hamamatsu, ﬁgura 4.5.
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Figura 4.5: Módulo de alta tensão usado na alimentação do tubo fotomultiplicador: Painel
frontal e interior.
O módulo contém uma fonte de alimentação de alta tensão que permite produzir tensões em
regime DC reguláveis entre 250 a 1250 V (polarização negativa) a partir de uma tensão de
entrada constante de 12 V. Por forma a produzir uma tensão constante de 12 V a partir da
corrente alternada da rede eléctrica, utilizou-se um transformador [40] ao qual se ligou um
rectiﬁcador ponte monofásico [41]. O esquema elétrico transformador e respectivo rectiﬁcador
encontra-se na ﬁgura 4.6.
Figura 4.6: Esquema elétrico da fonte de tensão DC de 12 V/ 270 mA.
A tensão à saída do rectiﬁcador passa por um regulador de tensão [42] que limita a tensão
de saída a 12 V. Finalmente, esta tensão é utilizada como input à fonte de alimentação de
alta tensão [43], cujo o esquema elétrico pode ser visto na ﬁgura 4.7.
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Figura 4.7: Fonte de alta tensão DC de -250 a -1250 V/ 0.5 mA.
O sinal proveniente do fotomultiplicador foi ampliﬁcado por um ampliﬁcador de carga de
dois andares, também ele desenvolvido para o projecto, ﬁgura 4.8.
Figura 4.8: Ampliﬁcador de carga utilizado na leitura do sinal proveniente do PMT: Painel
frontal e interior.
O ampliﬁcador é composto por dois AMPOPs: no primeiro andar encontra-se um CMOS
modelo LMc6041in [46] o qual se liga a um segundo andar composto por um JFET modelo
LF356 [45], ambos da National semiconductor. A ﬁgura seguinte apresenta um esquema do
circuito de ampliﬁcação.
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Figura 4.9: Esquema do circuito eléctrico do ampliﬁcador de carga.
Por sua vez, a leitura do sinal dos fotodíodos foi realizada directamente com o electrómetro
UNIDOS-E da PTW [44].
Figura 4.10: Electrómetro UNIDOS-E da PTW.
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5
Resultados laboratoriais
5.1 Caracterização da fonte de raios-X
Para a realização de testes com o dosímetro de cintilador de plástico, foi utilizado um tubo
de produção de raios-X pertencente ao laboratório de Radiações Ionizantes do Departamento
de Física da Faculdade de Ciências, Universidade de Lisboa. O conhecimento da qualidade
do feixe produzido pelo tubo é condição fundamental para o estudo da resposta do dosímetro
a testar, isto porque permite enquadrar a sua resposta às energias usadas. A qualidade de
um feixe de raios-X aparece recorrentemente na literatura associada à sua distribuição es-
pectral [47], contudo na prática clínica nem sempre é possível aceder à informação espectral,
recorrendo-se a parâmetros alternativos para caracterizar a qualidade do feixe, nomeada-
mente a ﬁltração inerente, a espessura semi-redutora (HVL), a tensão de pico e o voltage
ripple.
5.1.1 Espectro de emissão
O espectro de emissão do tubo foi obtido utilizando o fotodetector X-100CdTe (Amptek) [48],
acoplado ao sistema PX5 (Amptek) [53] que actua como ampliﬁcador e multicanal (MCA -
Multichannel analyzer). O MCA foi ligado via USB a um computador para realizar a análise
espectral. Utilizou-se ainda um colimador de tungsténio com 2 mm de espessura e com
abertura de 100 µm colocado à entrada do detector. A calibração em energia do detector
foi efectuada utilizando uma fonte de raios-X variável e uma fonte radioactiva de Am-241.
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Uma vez concluída a calibração, realizou-se uma sequência de disparos do tubo de Raio-X
por forma a obter a distribuição em energia do feixe. No Gráﬁco da ﬁgura 5.1 encontra-se
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Figura 5.1: Espectro de emissão do tubo de raios-X.
Figura 5.2: Interface do programa IPEM.
Foram ainda realizadas simulações do espec-
tro de raios-X do tubo usando os progra-
mas Spekcalc e IPEM. Estes programas per-
mitem a especiﬁcação de vários parâmetros
como a tensão de pico, espessura e mate-
rial de ﬁltração, ângulo e material do ânodo.
Têm algumas diferenças entre si, nomeada-
mente ao nível das tensões de pico disponí-
veis, no entanto todos eles utilizam modelos
matemáticos para a obtenção do espectro de
energias. Em particular, o programa Spek-
calc (ﬁgura 5.3) baseia-se num modelo teó-
rico desenvolvido por G. Poludniowski e P.
M. Evans [49] [50] [51]. Este modelo recorre
a equações determinísticas para a produção
de fotões Bremsstrahlung, utilizando distri-
buições calculadas previamente, através de métodos de Monte Carlo (ver secção 6.2) para a
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penetração dos electrões no ânodo. Por sua vez, o programa IPEM (ﬁgura 5.2)da autoria de
Andrew J Reilly e David Sutton baseia-se no modelo de Birch e Marshall [52] para produzir
os espectros, permitindo incluir diferentes materiais de ânodo bem como introduzir voltage
ripple para tensões superiores a 50 kV.
Figura 5.3: Interface do programa Spekcalc.
Foram simulados três espectros com as tensões de tubo de 45 kV, 48 kV e 50 kV, com cada
um dos simuladores. Os espectros foram simulados para uma ﬁltração inerente de 2 mm
de alumínio, espessura de 300 mm de ar, ânodo de tungsténio e ângulo anódico de 20o.
Seguidamente foi adicionado a cada um dos espectros o efeito da resolução em energia do
detector experimental usando para tal um programa desenvolvido no projecto. A resolução







onde σ é o desvio padrão determinado pelo ajuste de uma função gaussiana aos picos de
emissão de cada fonte utilizada na calibração do detector, e E a energia característica do pico
respectivo. Da relação acima resultam dois parâmetros a e b, os quais foram posteriormente
introduzidos num programa que calcula a convolução do espectro com a resolução do detector.
Este programa utiliza como inputs o espectro simulado (nº eventos/ canal-energia) e os
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parâmetros a e b atrás descritos. O output é um histograma da energia que tem em conta
a resolução do multicanal usado nas medições experimentais. Inicialmente é feita leitura e









onde E(i) corresponde à energia de cada canal i. De seguida é realizada a distribuição
do número de eventos de cada canal/ energia pelos canais vizinhos. Assim, supondo que
para uma determinada energia a simulação obteve um número N de eventos, o programa de
convolução distribuí esse mesmo número de eventos pelas energias vizinhas, determinando a
que energia deve ser incrementado o número de eventos de acordo com a expressão:
E(f) = rand ∗ σ + E(i) (5.3)
onde rand é um número aleatório distribuído normalmente entre 0 e 1. Por ﬁm, os histogra-
mas foram realizados com recurso ao pacote de histogramação Ulhistos [55].
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(b) IPEM.
Figura 5.4: Comparação entre o espectro experimental do tubo de raios-X e os espectros
simulados para uma tensão de 45 kV, 48 kV e 50 kV.
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A tensão de tubo determina a energia máxima dos fotões emitidos, o que se traduz no valor
máximo de energia do gráﬁco para o qual se veriﬁca ﬂuência de radiação. A observação do
gráﬁco experimental permite constatar que a 50 keV já não se veriﬁcam contagens efectivas
mas sim ruído, sugerindo uma tensão de pico efectiva inferior a 50 kV. Em ambos os gráﬁcos é
também visível um desvio do espectro para a extremidade esquerda do gráﬁco, indicando que
a energia média do espectro experimental é inferior à energia média dos espectros simulados
com 50 kV. Uma das razões que poderá estar na origem deste desvio prende-se com o voltage
ripple, abordado na secção 5.1.3.
5.1.2 Determinação da Espessura Semi-Redutora
O conhecimento do valor de HVL de um tubo de raio-X permite aferir acerca da qualidade
da energia do seu feixe uma vez que feixes mais energéticos necessitarão de uma espessura
de ﬁltração superior para reduzir a metade a sua intensidade inicial, relativamente a feixes
menos energéticos. É expectável que para fontes polienergéticas, como é o caso, o segundo
HVL seja superior ao primeiro, uma vez que ao adicionar ﬁltração ao feixe, veriﬁca-se uma
maior atenuação das energias mais baixas que o constituem, tornando-o na globalidade mais
energético - Endurecimento do feixe. O método experimental empregue para determinar o
1º e 2º HVL do tubo de raios-X, consistiu em obter medidas de kerma em ar a uma distância
ﬁxa da fonte de raios-X, e interpor sucessivamente placas de alumínio. O esquema do setup
utilizado encontra-se na ﬁgura 5.5.
Figura 5.5: Setup experimental utilizado na determinação do HVL. A- Tubo de Raio-X;
B- Colimador de chumbo; C- Filtro de alumínio; D- Detector.
Para realizar as medições foram utilizados 2 detectores de radiação: uma câmara de ionização
modelo Farmer 30013 [56] e uma câmara de ionização modelo Mammo Chamber 34069 [57],
ambas da PTW (ﬁgura 3.2). Às curvas normalizadas da atenuação da radiação em alumínio
(ﬁgura 5.6), correspondentes a cada detector, foram aplicados ajustes exponenciais aos
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Figura 5.6: Atenuação da radiação por adição de placas de alumínio entre o tubo e os
detectores. Resultados para os dois detectores e cálculo computacional a partir de duas
simulações.
A partir das equações obtidas pelos ajustes exponenciais, foi calculada a espessura de alu-











Onde m e b, correspondem aos parâmetros do ajuste de acordo com o modelo exponencial
y = b · exp(−mx) (5.6)
A tabela 5.1 apresenta os resultados obtidos para cada detector, tendo-se veriﬁcado coerênca
entre os valores obtidos para as duas câmaras de ionização.
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Farmer Mammo Chamber
1º HVL (mm) 1.33 ± 0.02 1.35 ± 0.02
2ºHVL (mm) 1.72 ± 0.02 1.76 ± 0.02
Tabela 5.1: Valores experimentais obtidos para o primeiro e segundo Half-Value Layer do
tubo de raios-X.
5.1.3 Voltage Ripple
Quando se pretende retiﬁcar um sinal alternado, como por exemplo o sinal da rede eléctrica
fornecida às habitações, são utilizados circuitos rectiﬁcadores geralmente compostos por dío-
dos, dado que são condutores não lineares de corrente. A forma como o circuito é conﬁgurado
determina a qualidade da retiﬁcação. O ripple constitui um indicador da qualidade de reti-
ﬁcação e consiste na diferença percentual em tensão entre o pico de uma onda de tensão e
o início da onda seguinte. A ﬁgura 5.7 ilustra a quantidade de ripple Vr que é obtido num
circuito com rectiﬁcação e alisamento.
Figura 5.7: Exemplo de ripple característico de uma rectiﬁcação com alisamento.[31]
De modo a aferir o tipo de retiﬁcação do tubo, ligou-se o detector semicondutor (foto-
díodo Hamamatsu S1337 [58]) a um osciloscópio e observou-se o varrimento do sinal gerado.
Veriﬁcou-se a presença de uma semi-onda periódica com frequência de 50 Hz (frequência da
rede eléctrica). A presença deste sinal evidencia uma rectiﬁcação de meia onda, o que nos
leva a concluir que o tubo produz um feixe com ripple (ﬁgura 5.8).
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Figura 5.8: Espectro de emissão do tubo de Raio-X.
A consequência directa da presença de ripple é a diminuição da energia média do feixe,
traduzindo-se no efeito observado no gráﬁco da ﬁgura 5.4. Por conseguinte, a atenuação da
radiação na matéria ocorre mais rapidamente, facto observável pelo gráﬁco 5.6, ou seja, é
necessária menos espessura de material para atenuar o feixe.
5.2 Resposta espectral dos cintiladores
A adequação entre a banda de absorção do fotodetector e a banda de emissão do cintilador
de plástico determinam fortemente a sensibilidade do dosímetro. A este respeito foi estudado
o espectro de emissão de cada cintilador com recurso a um espectrofotómetro (Hamamatsu
C10082CAH [59]). Os espectros obtidos foram tratados por forma a remover picos espúrios
e radiação de fundo. Posteriormente foram suavizados atribuindo a cada ponto a média dos
dez pontos da vizinhança.
Os resultados obtidos foram comparados com as datasheets fornecidas pelo fabricante, tendo-
se veriﬁcado um bom acordo entre ambos para os plásticos BC404 e BCF60, pertencentes
à SaintGoibain. No entanto, o espectro do cintilador RP200 obtido experimentalmente
apresenta um desvio signiﬁcativo relativamente ao espectro apresentado pelo fabricante. A
ﬁgura 5.9 permite observar a diferente localização da região de emissão dos três cintiladores
em comprimento de onda. Por sua vez a ﬁgura 5.10 permite comparar individualmente o
resultado obtido experimentalmente com o apresentado pelo fabricante.
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Figura 5.9: Espectro de emissão dos cintiladores de plástico.
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(b) BCF-50: espectro experimental e adaptado
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(c) RP-200A: espectro experimental e adaptado
da datasheet do fabricante.
Figura 5.10: Curva de sensibilidade dos fotodetectores.
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Na ﬁgura 5.11 é possível observar a banda de sensibilidade do fotodíodo, bem como do
PMT. Note-se que o gráﬁco da sensibilidade relativo ao PMT apresenta os dados em escala
logarítmica com um máximo na região dos 400 nm, havendo um desajuste entre a emissão
dos cintiladores que emitem na zona do verde e a banda de sensibilidade do PMT. No caso
do fotodíodo S9195 a sua sensibilidade favorece os cintiladores que emitem em bandas mais
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(a) Fotodíodo S9195, Hamamatsu (adaptado da
datasheet do fabricante).
(b) Tubo fotomultiplicador R647, Hamamatsu
(retirado da datasheet do fabricante).
Figura 5.11: Curva de sensibilidade dos fotodetectores.
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5.3 Sensibilidade, Linearidade e Dependência energética
O procedimento para o estudo da sensibilidade, linearidade e dependência energética dos
cintiladores consistiu na realização de medidas no interior de um fantoma de acrílico a três
profundidades diferentes. O fantoma foi especialmente concebido para o projecto, tendo sido
dimensionado com o propósito de estudar o perﬁl de dose em profundidade (ﬁgura 5.12).
Como é formado por três placas dissociadas, é possível alternar a posição do dosímetro no
seu interior. Cada placa tem dimensões 108x102x15 mm3 e, para garantir a estabilidade do
fantoma, todas apresentam 4 inserções onde são colocados parafusos de plástico que ﬁxam
as placas na posição pretendida. Para cada profundidade foram realizadas medidas com 0,
1, 2 e 3 mm de alumínio de atenuação, o que viabilizou alterar a energia do feixe dado que
o tubo de raios-X de 50 kVp não permite a alteração da tensão de pico.
(a) Perspectiva transversal: A- Placa comum; B-
Placa para cintilador ; C-Placa para câmara de
ionização.
(b) Perspectiva de topo do fantoma.
Figura 5.12: Fantoma utilizado para realizar as medidas de perﬁl de dose. Dimensões:
108x102x15 mm3.
As medidas foram realizadas em duas fases. Numa primeira (ﬁgura 5.13a), o sinal produzido
no cintilador foi conduzido até ao PMT R647, que por sua vez se encontrava ligado a um
ampliﬁcador de carga, sendo o readout feito através de um voltímetro digital. Na segunda
fase (ﬁgura 5.13b), a luz de cintilação foi detectada pelo fotodíodo S9195, o qual se ligou ao
electrómetro UNIDOS-E (PTW).
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(a) Fotodetector: tubo fotomultiplicador R647.
(b) Fotodetector: Fotodíodo S9195.
Figura 5.13: Esquema usado no estudo da resposta dos plásticos de cintilação com dife-
rentes fotodetectores.
Deste modo, o sinal Q obtido tem unidades de tensão (V) para o PMT e unidades de carga
para o fotodíodo (nC). Este procedimento permite estudar a inﬂuência do fotodetector na
resposta global do dosímetro. Os resultados demonstram uma boa relação de linearidade
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(b) Fotodetector: tubo fotomultiplicador R647.
Figura 5.14: Resposta do dosímetro em função da dose.
Para cada situação foram realizadas três medidas por forma a estudar a reprodutibilidade dos
resultados. A incerteza foi então calculada como o maior desvio à média das três medições,
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tendo-se obtido um máximo de 1% para as aquisições com o fotodíodo e 0,8% para as medidas
realizadas com o PMT.
A sensibilidade dS do dosímetro, abordada na secção 3.1.1, corresponde à razão entre o






A compração directa das sensibilidades não é um processo simples, uma vez que depende
de inúmeros factores entre os quais a eﬁciência de colecção da radiação ou a eﬁciência na
produção de luz. No entanto, a importância da adequação do fotodetector é francamente evi-
denciada quando comparando a sensibilidade dos cintiladores RP200-A e BCF-60. Quando
acoplado ao PMT, o BCF-60 apresenta maior sensibilidade, por oposição ao que acontece
quando acoplado ao fotodíodo, onde o plástico RP200-A é mais sensível. Esta diferença de
resposta deve-se a uma melhor adequação entre a banda de emissão do BCF-60 e a banda de
sensibilidade do fotodíodo S9195, e a uma melhor correspondência entre a banda de emissão
do RP200-A e a região mais sensível do PMT.
Idealmente, espera-se que a sensibilidade de um dosímetro seja constante para feixes de
diferentes energias. Na prática os dosímetros exibem dependência energética, o que resulta
numa variação da sua sensibilidade com a alteração da energia do feixe. Uma vez que o
tubo utilizado não permite a selecção da tensão de pico, a variação da energia média foi
exclusivamente conseguida por adição de ﬁltração em alumínio. A interposição de placas de
alumínio faz com que a componente menos energética do feixe seja ﬁltrada, aumentando a
energia média do mesmo - endurecimento do feixe. Na ﬁgura 5.15 encontram-se os resultados
obtidos para os três cintiladores acoplados ao PMT, onde se pode observar uma ligeira subida
da sensibilidade dos plásticos em função de um aumento da energia do feixe.
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(b) Fotodetector: fotodíodo S9195.
Figura 5.15: Dependência energética dos detectores com readout feito por PMT e fotodíodo,
para três cintiladores.
Esta variação da sensibilidade é em alguns trabalhos [60] [61] atribuída a processos de quen-
ching. No entanto, sabe-se que a variação dos coeﬁcientes de absorção de energia desempenha
um papel importante nesta dependência [62]. Em particular, o Kerma pode ser obtido a par-





Para energias inferiores à energia do 60Co, o coeﬁciente mássico de transferência (µtr/ρ) pode
ser aproximado ao coeﬁciente mássico de absorção (µen/ρ) uma vez que a fracção de energia
perdida por bremsstrahlung por electrões secundários é inferior a 0,3% [64]. Os feixes de
radiação característicos dos tubos de raios-X são policromáticos, e para feixes policromáticos
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sendo que o lado direito da equação corresponde ao valor médio do coeﬁciente mássico de






Assumindo que existe equilíbrio de partículas carregadas, o Kerma é igual à dose. Para um
feixe de fotões que incide sob as mesmas condições num material de plástico (cintiladores) e
em água (câmara de ionização), assumindo que a ﬂuência do feixe é igual, o quociente entre














Através do software Spekcalc foi realizada uma simulação da ﬂuência do feixe para a tensão
de pico utilizada e as respectivas ﬁltrações. A partir da secção "Tables of X-Ray Mass
Attenuation Coeﬃcients and Mass Energy-Absorption Coeﬃcients"do NIST [63] obteve-se
o valor dos coeﬁcientes de absorção e coeﬁcientes de atenuação mássicos. Por interpolação
logarítmica determinou-se os valores dos coeﬁcientes para fotões com energias entre 5 e
50 keV. Realizou-se o cálculo da Kerma para poliestireno, poliviniltolueno, pmma e água,
determinando-se de seguida os quocientes relatiamente à água. Na ﬁgura 5.16 encontram-se
os resultados.
A qualidade do feixe depende da ﬁltração aplicada e da tensão de pico do tubo, pelo que é
possível obter diferentes energias médias de feixe para uma mesma tensão de pico, aplicando
diferentes ﬁtrações.
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Figura 5.16: Variação da razão das doses dos três plásticos relativamente à água em função
da energia média do feixe.










onde dQ é o sinal medido no cintilador, Dcp a dose no cintilador e DH2O a dose em água. A
razão dQ/dDcp corresponde à sensibilidade intrínseca Sint do cintilador, que pode então ser
obtida pela expressão:
Sint = S · DH2O
Dcp
(5.14)
Na ﬁgura 5.17 encontram-se os resultados obtidos para a sensibilidade intrínseca dos plásticos
de cintilação. Veriﬁca-se que a sensibilidade intrínseca é bastante constante para a gama de
energias usada.
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(b) Fotodetector: fotodíodo S9195.
Figura 5.17: Sensibilidade dos cintiladores estudados em função da energia média do feixe
de raios-X. Ver texto para detalhes.
A diferença entre a sensibilidade intrínseca face à sensibilidade do detector não é tão expres-
siva devido ao facto da gama de energias considerada ser pouco abrangente, muito embora
se veriﬁque alguma suavização do declive das rectas.
5.4 Radioluminescência da ﬁbra óptica
A radioluminescência constitui uma importante fonte de ruído na dosimetria de baixas ener-
gias com cintiladores de plástico. Na prática, apenas uma porção pequena da ﬁbra óptica
(∼ 5 cm) é sujeita a irradiação durante os exames, pelo que apenas essa fracção poderá con-
tribuir para o sinal total. Neste sentido foi estudada a contribuição da radioluminescência
da ﬁbra branca (apenas PMMA sem cintilador). Para o efeito, adoptou-se um setup experi-
mental semelhante ao da ﬁgura 5.13a, mas sem ﬁltração Al nem ampliﬁcação do sinal e com
a leitura a ser realizada por integração de carga durante 3 segundos no electrómetro. Foram
realizadas aquisições com uma ﬁbra branca e com o cintilador BC-404 para estabelecer a
comparação. Os resultados encontram-se na tabela seguinte:
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Profundidade no fantoma (mm) Fibra branca - PMMA (nC) BC-404 (nC)
1 0,1794 ± 0,01 24,8 ± 0,1
2 0,1378 ± 0,01 15,2 ± 0,1
3 0,1116 ± 0,01 8,7 ± 0,01
Tabela 5.2: Estudo da radioluminescência da ﬁbra óptica.
Veriﬁca-se portanto que a contribuição da ﬁbra óptica de PMMA utilizada é inferior a 0,2 %
da totalidade do sinal lido pelo dosímetro, não constituindo por isso um factor importante
de ruído.
5.5 Dependência em temperatura
Foi também estudada a dependência em temperatura dos três plásticos de cintilação. Ideal-
mente, a resposta do dosímetro espera-se constante para um intervalo suﬁcientemente grande
de temperaturas. No entanto, diversos estudos sugerem que os dosímetros apresentam de-
pendências a este nível [65] [66] [25], pelo que se torna conveniente um estudo do grau de
dependência dos cintiladores em relação à temperatura, de modo a viabilizar a correcção da
leitura. O método experimental consistiu na colocação do cintilador no interior de um goblé
com água destilada e gelo, alinhado com o tubo de raios-X, e à distância de 30 cm (ﬁgura
5.18). O goblé foi progressivamente aquecido entre 0 e 40o C com uma manta de aquecimento,
registando-se leituras aproximadamente de 5 em 5 graus. A leitura da temperatura foi reali-
zada utilizando uma sonda conectada a um voltímetro digital (modelo 72-7730, da Tenma).
O cintilador encontrava-se acoplado ao PMT e o readout realizou-se com o electrómetro.
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Figura 5.18: Arranjo experimental utilizado para a determinação da dependência em tem-
peratura do plástico cintilador.
Veriﬁcou-se uma clara dependência em temperatura no caso dos cintiladores BCF-60 e BC-
404. Por oposição, no cintilador RP-200A a dependência térmica parece não ser tão signiﬁ-
cativa. O gráﬁco da ﬁgura 5.19 apresenta a variação do sinal nos três cintiladores, onde se
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Figura 5.19: Dependência em temperatura dos cintiladores BC-404, BCF-60 e RP-200A
(α = declive da recta em ◦C −1 ).
Um estudo recente por Buranurak [65] apresenta um coeﬁciente de aproximadamente 0,58%
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◦C −1 para o sinal lido pelo cintilador BCF-60, um valor compatível com o resultado obtido
nesta execução experimental que aponta para um coeﬁciente de 0,60% ◦C −1. Um outro
estudo por Wootton & Beddar [66] indica um registo análogo de 0,50% ◦C −1, um pouco
inferior ao aqui registado. A diferença pode dever-se a uma execução experimental diferente
da adoptada, dado que a de Buranurak é na sua essência idêntica à adoptada neste pro-
jecto. Não há contudo estudos realizados que abordem a dependência em temperatura dos
cintiladores BC-404 e RP-200A.
5.6 Dependência do sinal na tensão de polarização do
PMT
É expectável que a ampliﬁcação do sinal produzida pelo fotomultiplicador aumente com o
aumento da diferença de potencial aplicada entre o seu cátodo e ânodo. Sabe-se no entanto
que este comportamento não é linear, sendo conveniente avaliar a resposta do fotomultiplica-
dor para várias tensões. O gráﬁco da ﬁgura 5.20 apresenta o resultado deste estudo, levado
a cabo entre 790 e 810 V. As medições foram realizadas com intervalos de 2 V.
Observa-se um comportamento não linear entre 790 e 800 V, valor a partir do qual o sinal
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Figura 5.20: Dependência do sinal do PMT na tensão de alimentação aplicada.
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Resultados em meio clínico
O dosímetro foi testado em meio clínico na unidade de imagiologia do Hospital da Luz de
Lisboa, com um tomógrafo MAMMOMAT Inspiration System (Siemens) 6.1. Devido a
constrangimentos relacionados com o tempo de utilização do tomógrafo, não foram testadas
todas as combinações cintilador-fotodetector.
Figura 6.1: Tomógrafo do Hospital da Luz, Lisboa.
Durante um exame realizado com o MAMMOMAT Inspiration em modo tomossíntese, a
combinação W/Rh para o ânodo e ﬁltro é pré-programada. O tubo realiza um varrimento
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Figura 6.2: Esquema do tomógrafo, prato de compressão, fantoma e detector de selenio.
O tubo faz um varrimento de 50◦ sobre o fantoma.
de 50◦ e gera 25 imagens a uma taxa de 2 imagens por segundo 6.2. O ﬁltro de Rh tem 50
µm de espessura e o feixe de raios-X produzido sai através de uma janela de Be. O fantoma
foi colocado sobre o detector de selénio amorfo (a-Se) a uma distância do foco de 65.55 cm.
O objectivo foi medir a dose depositada a diferentes profundidades no fantoma durante o
exame, a partir do sinal gerado pelo PSD.
6.1 Resposta do dosímetro
Foi avaliado o comportamento do dosímetro utilizando os cintiladores BC-404 e BCF-60. A
decisão da utilização destes cintiladores foi feita com base no estudo prévio em ambiente
laboratorial. O fotodetector utilizado foi o PMT R647, sendo o readout realizado com o
ampliﬁcador de carga e o voltímetro digital. Foi também utilizada a câmara de ionização
Farmer para realizar as medidas de dose absoluta. Os detectores foram colocados no interior
do fantoma, em três profundidades diferentes, por forma a obter um perﬁl de dose. As
medidas foram realizadas para uma carga total de 56 mA e duas energias de feixe: 26 kVp e
35 kVp. A ﬁgura 6.3 apresenta o sistema de aquisição usado.
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(a) Medidas de dose absoluta com a câmara de
ionização.
(b) Medidas com o dosímetro de cintilador de
plástico.
Figura 6.3: Aquisição de medidas com o Mammomat Insiparation, Hospital da Luz.
Os resultados obtidos encontram-se na ﬁgura 6.4 para o sinal registado pelo PSD em função
da dose medida pela câmara de ionização, e para as duas tensões de pico. A incerteza
experimental é inferior a 2% tanto para o PSD como para a câmara de ionização. Para cada
conjunto de valores foi aplicado um ajuste linear, a partir do qual se extraiu a sensibilidade
(declive da recta). Os resultados encontram-se na tabela 6.1
Figura 6.4: Sinal obtido pelo PSD como função da dose medida pela câmara de ionização
no fantoma de PMMA irradiado com o tomógrafo Mammomat Inspiration. Os resultados
apresentados correspondem a aquisições com os cintiladores BC-404 e BCF-60 para tensões
de pico de 26 e 35 kV.
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BC-404: Slope(V/mGy) BCF-60: Slope(V/mGy)
26 kV 35 kV 26 kV 35 kV
0.81±0.01 0.82±0.02 0.281±0.005 0.267±0.006
Tabela 6.1: Declive (sensibilidade) extraído do ajuste linear aplicado ao sinal do PSD em
função da dose no interior do fantoma de PMMA quando irradiado pelo feixe do tomógrafo.
Para o cintilador BC-404 os declives para 26 e 35 kV são idênticos dentro do intervalo de
incerteza. O facto de as rectas quase coincidirem revela a quase inexistência de dependência
energética no intervalo de energias considerado, como de resto já era expectável pelos resul-
tados obtidos em laboratório. Comparando os declives dos dois cintiladores, conclui-se que
o BC-404 apresenta melhor performance.
6.2 Simulação Monte Carlo do tomógrafo
As simulações Monte Carlo - MC - constituem um método cientíﬁco de resolução de pro-
blemas a partir da geração de números aleatórios. Actualmente a sua aplicação encontra-se
dispersa pelas mais diversas áreas, desde a modelação de sistemas biológicos, à interacção
da radiação com a matéria, ou até mesmo ao estudo das movimentações na bolsa de valo-
res. A sua origem remonta ao século XVIII, sendo a sua autoria atribuída a Georges Louis
Leclerc. A utilização de métodos MC é quase exclusivamente realizada através de méto-
dos computacionais devido à natureza estatística do mesmo: quanto mais eventos gerados,
maior a precisão dos resultados. Os algoritmos com recurso a este método permitem ainda
a validação de modelos teóricos.
Sob o ponto de vista dosimétrico, é importante conhecer a distribuição do campo de radiação
emitido pela fonte. Devido à elevada intensidade do feixe, a distribuição espectral é muitas
vezes difícil de obter. As simulações de Monte Carlo permitem a obtenção do espectro,
consitituindo uma importante técnica para colmatar os constrangimentos experimentais. No
entanto os fabricantes dos sistemas de radiação não revelam sempre todos os detalhes dos
equipamentos, o que pode constituir um problema. A comparação das quantidades medidas e
simuladas (dose, neste caso) deve ser sempre que possível comparada para validar a qualidade
do modelo de Monte Carlo utilizado.
Neste trabalho foi utilizado o programa Penelope por forma a simular o transporte de fotões
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e electrões na matéria, tendo sido estudada a deposição de dose no dosímetro em condições
similares às experimentais. O conceito base do código (linguagem Fortran) passa por simular
a geração de partículas primárias (fotões ou electrões) seguindo a sua sequência de percur-
sos livres, designados steps, num dado material até terminar numa das várias interacções
possíveis, cuja probabilidade de ocorrência depende directamente da sua secção eﬁcaz. Ao
interagir, podem ser produzidas partículas secundárias perdendo parte ou a totalidade da
sua energia, ou mudar de direcção.
Para realizar a simulação foi deﬁnida a geometria - posição e dimensões - dos vários objectos,
o material respectivo, e as características da fonte de partículas primárias. A escolha da
geometria foi realizada com o pacote Ulysses [54], um programa complementar que permite
seguir as partículas em volumes complexos e fazer o registo dos resultados. Por forma a gerar
as partículas a partir de uma distribuição espectral e realizar a histogramação da ﬂuência,
foi utilizada a biblioteca Ulhistos [55] pertencente ao pacote Ulysses.
A simulação da deposição de dose no interior do fantoma foi realizada em duas etapas para
reduzir o tempo de computação, uma vez que a taxa de produção de raios-X por fotão gerado
é bastante baixa [47]:
Simulação da ampola:
Para simular a produção de raios-X do tomógrafo usado experimentalmente, foi deﬁnida
uma geometria composta por uma cátodo - fonte pontual de electrões com 26 ou 35 keV -
um ânodo de tungsténio, um ﬁltro de ródio com 50µm, e uma janela de berílio com 1 mm.
É crucial a presença do ﬁltro de ródio nesta fase da simulação, uma vez que os electrões
retrodifundidos no ânodo podem colidir com o ﬁltro produzindo assim raios-X adicionais.
Foram deﬁnidos cortes de energia de 3 keV, tendo se alcançado uma eﬁciência aproximada
de geração de fotões de 9500/4E7. Os resultados obtidos encontram-se de seguida:
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Figura 6.5: Espectro de raios-X obtido por simulação da ampola para as duas tensões de
pico: 26 kVp e 35 kVp.
Em ambos os espectros é possível veriﬁcar a presença de duas riscas de emissão, sensivelmente
nos 20 e 23 keV ( 6.2). Estas riscas correspondem a transições electrónicas do ródio, e têm
muita inﬂuência na energia média do feixe. Acima da risca de 23 keV veriﬁca-se uma queda
abrupta do espectro devido ao facto do ródio emitir radiação a energias inferiores àquelas a
que absorve.
Transição Energia (keV) Intensidade por cada 100 lacunas na camada K
Rh Kα2 20,074 23,61
Rh Kα1 20,216 44,61
Rh Kβ3 22,699 3,71
Rh Kβ1 22,724 7.18
Tabela 6.2: Lista das transições electrónicas mais prováveis do ródio [67].
Deposição de dose:
Os espectros produzidos pela simulação da ampola foram utilizados como input para a si-
mulação da deposição de dose no fantoma. A fonte de raios-X foi simulada aleatoriamente
a partir de 25 pontos de emissão distribuídos uniformemente numa região angular com 50
◦. A geometria inclui o prato de compressão (cujo material e espessura foram estimados), o
fantoma de PMMA e o detector de selénio amorfo. Por sua vez, a câmara de ionização foi
modelada como um cilindro de ar com uma parede de PMMA e um eléctrodo central de alu-
mínio. Por forma a acelerar o tempo de simulação, a deposição de dose nos três dosímetros
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foi realizada em simultâneo. Os resultados seriam ligeiramente diferentes caso a simulação
fosse realizada isoladamente para cada uma das posições do dosímetro, sendo no entanto
uma diferença residual.
O output da simulação é retornado em unidades de (keV/g)/ fotão, pelo que foi necessário
calcular o número total de fotões emitidos na simulação do tubo de raios-X, por forma a
obter um valor de dose (Gy) depositada no dosímetro. Para calcular o número total de fotões
a partir do espectro de emissão do tomógrafo, é necessário determinar o ângulo sólido de
emissão do mesmo.
Ω = 2pi(1− cos t) (6.1)






sendo d a distância entre o foco e a superfície do fantoma, e m metade do comprimento do
fantoma. Tendo em conta que o espectro vem em unidades de fotão/keV/mAs/sr/dE,
integrando o espectro em energia e multiplicando o resultado pelo ângulo sólido e pela
corrente do ânodo (56 mAs), obtemos o número total de fotões simulados: 1.694 × 1011 ±
1.828× 109 fotões para 35kVp e 8.288× 1010 ± 1.349× 109 fotões para 26kVp.
Finalmente, multiplicando o resultado da simulação pelo número de fotões e aplicando a
conversão de keV para joule e de grama para kilograma, obteve-se a deposição da dose à
profundidade de 0.5, 1.5 e 2.5 mm. O gráﬁco da ﬁgura 6.6 apresenta o perﬁl de dose
simulado.
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Figura 6.6: Deposição da dose em profundidade no fantoma: simulação e experimental.
Os resultados da simulação não coincidem exactamente com os valores obtidos experimental-
mente, registando-se uma diferença máxima de 19 % para uma tensão de pico de 35 kV. Este
gap pode dever-se ao facto de não se saber ao certo qual o material que compõe a bandeja de
compressão, tendo sido simulada como uma placa de PMMA com 4 mm de espessura. Por
outro lado, não é também clara a incerteza associada à carga de 56 mA, que poderá também
ela variar em função da tensão de pico do feixe, o que pode comprometer o resultado da
simulação.
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Acoplando um cintilador de plástico, exposto a radiação ionizante, a um fotodetector, é
possível quantiﬁcar a energia depositada no mesmo e relacioná-la com a dose absorvida.
Esta quantiﬁcação é conseguida através de uma conversão de fotões em pulsos eléctricos, que
podem ser lidos sob forma de corrente ou carga. Os plásticos de cintilação constituem então
uma alternativa de baixo custo para a monitorização de dose, podendo ainda ser fabricados
numa vasta qualidade de formatos e dimensões.
Neste trabalho foram determinados coeﬁcientes de temperatura para três cintiladores. O
resultado de (0.6 ± 0.1)% ◦C −1 obtido para o BCF-60 mostra um bom acordo com os
resultados de publicações anteriores. Os valores medidos para o coeﬁciente de tempera-
tura conﬁrmam ainda a existência de uma pequena dependência em temperatura para estes
cintiladores.
O estudo conﬁrmou ainda que a radioluminescência não desempenha um papel importante
nas energias consideradas, com variações no sinal produzido inferiores a 0.2 %. Veriﬁcou-se
também a existência de dependência do sinal lido como função da tensão de polarização do
fotodetector, sendo no entanto um parâmetro controlavel através da regulação da fonte de
alimentação.
A adequação de plásticos de cintilação para a dosimetria de baixas energias já foi avaliada
noutros estudos [60] [61]. Um sistema dosimétrico baseado na utilização de um plástico de
cintilação foi estudado com sucesso para um equipamento de tomossíntese com 26 e 35 kVp.
A dependência em energia do PSD é pequena no intervalo de energias avaliado, fazendo
com que este sistema constitua uma alternativa adequada à medição de dose nestes exames
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radiológicos. O sistema pode ser colocado junto ao corpo do paciente, sem interferir com o
exame, permitindo assim controlar a dose administrada. Este tipo de dosímetros pode ainda
ser usado como equipamento de rotina na avaliação da dose dos sistemas radiológicos.
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